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A Função de Transferência de Modulação (MTF) é um importante parâmetro para 
avaliar a qualidade das imagens em mamografia, pois permite avaliar o desempenho 
dos receptores de imagem digital levando em consideração sua resolução espacial. 
Neste trabalho foram obtidas as MTFs em mamografia digital, para receptores de 
Iodeto de Césio (CsI) e Selênio amorfo (a-Se), que realizam, respectivamente, a 
conversão  indireta e direta dos raios x em sinal elétrico. A MTF foi obtida utilizando 
Simulações Monte Carlo, empregando-se o código PENELOPE para a simulação do 
transporte da radiação nos receptores de imagem. A MTF foi avaliada sob influência 
de diversos fatores presentes no cotidiano do radiodiagnóstico, tais como: 
combinações anodo/filtro de Mo/Mo, W/Ag e W/Rh; potenciais do tubo de 24 a 36kv; 
espessura do material receptor, sendo essas 200 e 300µm para o a-Se e 150 e 
250µm para o CsI; e atenuação do feixe por uma mama composta de 20% de tecido 
glandular com espessuras de compressão de 3cm, 5cm e 7cm. Os resultados 
mostram que a combinação anodo/filtro e a espessura do receptor são fatores 
influentes sob a MTF de ambos os receptores. A reabsorção da radiação 
característica nos receptores é o principal fator degradante da resolução espacial e 
este efeito deletério está ligado à faixa de energia utilizada em Mamografia digital. O 
aumento da energia média do feixe provocado pela atenuação da mama mostrou-se 
um fator pouco influente sobre a MTF e a resolução espacial das imagens. 
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The Modulation Transfer Function (MTF) is an important parameter to evaluate 
image quality, in mammograph since it allows evaluation of the performance of digital 
image receptors taking into account their spatial resolution. In this work, MTFs were 
obtained in digital mammography, for Cesium Iodide (CsI) and amorphous Selenium 
(a-Se) receptors, which perform, respectively, the indirect and direct conversion of x-
rays into an electrical signal. The MTF was obtained using Monte Carlo simulations, 
using the PENELOPE code to simulate the transport of radiation in image receptors. 
The MTF was evaluated under the influence of several factors present in daily 
radiodiagnosis, such as: anode/filter combinations of Mo/Mo, W/Ag and W/Rh; tube 
potential between 24 to 36kv; receptor thickness of the receiving material, these 
being 200 and 300µm for a-Se and 150 and 250µm for CsI; and beam attenuation by 
a breast composed of 20% glandular tissue with compression thicknesses of 3cm, 
5cm and 7cm. The results show that the anode/filter combination and receptor 
thickness are influencing factors on the MTF of both receptors. The reabsorption of 
characteristic radiation in the receptors is the main degrading factor of the spatial 
resolution and this deleterious effect is linked to the energy range used in digital 
mammography. The increase in the average beam energy caused by breast 
attenuation proved to be a factor of little influence on the MTF and the spatial 
resolution of the images. 
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Nas últimas décadas ocorreram avanços de grande importância na área 
da saúde, envolvendo tecnologia de imagens em Mamografia digital. Esta técnica 
encontra-se presente nos hospitais e clínicas do país e do mundo, tendo 
praticamente substituído o sistema analógico (tela-filme) [1]. O sistema digital possui 
rápida aquisição, melhor qualidade de imagem e permite o acesso e processamento 
remoto das imagens, mostrando-se mais vantajoso em relação ao sistema analógico 
[1]. 
Um importante parâmetro para avaliar o desempenho do sistema de 
imagem digital e a sua influência na qualidade da imagem final é a resolução 
espacial dos receptores digitais. A resolução espacial pode ser avaliada através da 
Função de Transferência de Modulação (MTF), pois esta função representa 
adequadamente a dependência do contraste com a frequência espacial, bem como 
o limite da resolução espacial do sistema de imagem digital [2,3]. 
Atualmente diferentes tipos de receptores digitais são utilizados para 
aquisição de imagens mamográficas. Os receptores do sistema digital utilizam um 
processo direto ou indireto para fazer a conversão dos raios X em sinal elétrico [4]. 
Na conversão indireta, a absorção da energia do fóton produz um sinal luminoso, 
que induz a liberação de cargas elétricas, que em seguida são coletadas por um 
transistor de filme fino (TFT). Já na conversão direta a própria absorção da energia 
do fóton pelo receptor libera as cargas elétricas, que serão coletadas pelo TFT [2]. 
Receptores de Iodeto de Césio (CsI), vêm sendo empregados no processo de 
conversão indireta, pois este material é um cintilador estruturado capaz de reduzir a 
dispersão de luz emitida [2] enquanto materiais semicondutores, como o Selênio 
amorfo (a-Se), evidenciam bom desempenho no processo de conversão direta, 
devido às suas propriedades intrínsecas de boa absorção de fótons e alta resolução 
espacial [1]. 
O estudo da MTF em receptores de imagens digitais vem sendo realizado 
por diversos autores, através de métodos experimentais [5-7], abordagens analíticas 
[8-12] e por simulações Monte Carlo [4,13-17]. Em particular, o método Monte Carlo 
apresenta a vantagem, de permitir a simulação detalhada do transporte da radiação 
em diferentes materiais, bem como a produção da radiação secundária e a 
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ocorrência de interações múltiplas, e fornece resultados em boa concordância com 
os resultados experimentais [18]. 
Neste trabalho avaliou-se a MTF em receptores de CsI e a-Se 
empregados em mamografia digital, sob a influência de diversos fatores, tais como a 
combinação anodo/filtro; o potencial aplicado no tubo de raios X; a espessura do 
material receptor e a atenuação da radiação pela mama. Para isso foi utilizado o 
código computacional PENELOPE (versão 2008) para simulações Monte Carlo do 




2 FUNDAMENTAÇÃO TEÓRICA 
2.1  Interação da radiação X com a Matéria 
Ao passar por um material, os fótons de raios X podem atravessá-lo sem 
nenhuma interação ou interagir com seus átomos. Na interação dos fótons com a 
matéria podem ocorrer Espalhamento Coerente ou Rayleigh, Espalhamento 
Compton, Efeito Fotoelétrico, Produção de Pares e Interações Fotonucleares. 
Devido à faixa de energia utilizada em radiologia diagnóstica, apenas as três 
primeiras são possíveis de ocorrer e elas que desempenham papel fundamental na 
aquisição e na formação das imagens digitais [2]. Os três tipos de interação dos 
fótons com a matéria, relevantes na mamografia digital estão descritos nas 
subseções a seguir. 
 
2.1.1 Espalhamento Coerente ou Rayleigh 
Essa interação trata-se da absorção do fóton incidente pelo átomo e sua 
conseqüente reemissão em outra direção, que geralmente é próxima da direção de 
incidência do fóton [20]. Neste caso o fóton interage com o átomo excitando-o com 
um todo, sendo assim não ocorre transferência de energia para o meio e os elétrons 
não são ejetados e, portanto, não ocorre a ionização, como mostra a Figura 1 [2]. 
 
Figura 1: Diagrama do Espalhamento Coerente (Rayleigh). Adaptado de [2]. 
 
 
O ângulo de espalhamento do fóton diminui à medida que a energia dos 
raios X aumenta [2]. A probabilidade do efeito e o ângulo de espalhamento 
dependem do número atômico do átomo (Z) e da energia do fóton incidente ℎ𝑣 [20]. 
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A seção de choque para o Espalhamento Coerente (𝜎𝑅 ) é a relação de 
proporcionalidade mostrada na Equação 1 [21]. 





                                                  (1) 
Logo o efeito é mais provável em fótons de baixa energia, como os 
usados em mamografia (24 a 36 keV), e em átomos de altos números atômicos [2]. 
 
2.1.2 Espalhamento Compton 
O Efeito Compton consiste no espalhamento inelástico da radiação X ou 
gama [2]. Nesse efeito ocorre a ejeção do elétron e um fóton de menor energia é 
espalhado, como na Figura 2. A energia do fóton incidente corresponde à energia 
cinética do elétron somada a energia com que o fóton espalhado sai, logo a energia 
e o momento são conservados. 
 
 
Figura 2: Diagrama do Espalhamento Compton (Espalhamento inelástico). Adaptado de [2]. 
 
 
A consequência do espalhamento Compton é a excitação e ionização dos 
átomos, pois o elétron ejetado colidirá com os elétrons dos átomos mais próximos. 




Quando o espalhamento Compton ocorre nas interações dos fótons de 
baixa energia, como os de radiodiagnóstico, a maior parte da energia do fóton 
incidente é transferida para o fóton espalhado, que é facilmente detectado pelo 
receptor de imagem digital, a consequência disso é o aumento no ruído aleatório e a 
diminuição do contraste da imagem [2]. 
O espalhamento Compton é independente do número atômico do meio e 
a sua probabilidade de ocorrência diminui para fótons de energias mais altas [20]. A 
seção de choque para o espalhamento Compton é obtida através das expressões de 
Klein-Nishina, onde considera-se o elétron livre, como mostrado na Equação 2,  
onde 𝜎𝐶  é a seção de choque atômica para o Espalhamento Compton [21]. 
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}      (2) 
Onde, 𝛼 =  ℎ𝑣
𝑚 0𝑐2
 em que 𝑚 0 𝑐2 é a energia de repouso do elétron e ℎ𝑣 é a 
energia do fóton incidente e 𝑟0 =  2,818 𝑥 10−15 𝑚  é o raio clássico do elétron. 
 
2.1.3 Efeito Fotoelétrico  
O efeito fotoelétrico é a interação em que toda a energia do fóton 
incidente é transferida e absorvida pelo meio. Para que esse efeito ocorra a energia 
do fóton incidente deve ser maior que a energia de ligação dos elétrons orbitais. 
Parte da energia do fóton é utilizada para arrancar um elétron da camada mais 
interna do átomo (camada K), tornando o átomo ionizado. Esta vacância é 
preenchida por um elétron da camada superior que é mais fracamente ligado e 
gerará outra vacância, que será novamente preenchida por um elétron da camada 




Figura 3: Diagrama do Efeito Fotoelétrico. Adaptado de [2]. 
 
A diferença de energia dessa cascata de elétrons é convertida em 
elétrons Auger ou raios X característicos [20]. A emissão de elétrons Auger é 
predominante em transições eletrônicas das camadas mais externas do átomo e em 
materiais de baixo número atômico (Z) [2]. Já a probabilidade de ocorrer emissão de 
radiação característica nos tecidos moles do corpo humano é baixa, porém para 
materiais de número atômico elevado, como os receptores de Iodeto de Césio (CsI) 
por exemplo, ocorre a emissão de raios X característicos [2]. 
Na faixa de energia utilizada em mamografia o efeito fotoelétrico é 
predominante [21]. A probabilidade de ocorrência do efeito fotoelétrico está 
fortemente ligada com a energia do fóton incidente (ℎ𝑣) e com o numero atômico (Z) 
do material [20]. Os cálculos da seção de choque para o efeito fotoelétrico são 
complexos, devido a energia de ligação do átomo, mas uma boa estimativa é dada 
pela seção de choque de interação para o efeito fotoelétrico τ, cuja relação de 
proporcionalidade é mostrada na Equação 3 [20-21]. 
                              𝜏 ∝  𝑍
4
(ℎ𝑣)3
                                              (3) 
 
O efeito fotoelétrico é a principal interação que ocorre nos receptores de 
imagem digital, além disso, é fundamental para a formação de imagens 
mamográficas, pois a absorção fotoelétrica é responsável pelo contraste da imagem, 
pois amplifica a diferença de atenuação dos tecidos com densidades próximas [2].  
2.2 Mamografia Digital 
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A mamografia é um exame radiográfico de baixo custo e de baixa dose de 
radiação, que tem a finalidade de diagnosticar precocemente patologias no tecido 
mamário, como microcalcificações e nódulos [2]. Para que a prática de mamografia 
seja eficaz é necessária uma boa visualização da morfologia da mama, para isso 
usa-se um equipamento de raios X projetado especificamente para este fim, o 
mamógrafo [2].  
O anodo emprega materiais de alto número atômico, pois maximizam a 
eficiência da  produção de raios X [22]. Em mamografia, o Molibdênio (Mo) é muito 
utilizado como material de anodo, pois devido a sua capacidade de produzir 
radiação característica na faixa de energia utilizada, ele se torna ideal para as 
imagens de mama [23]. Mas com o uso dos receptores  digitais o Tungstênio (W) 
também é muito eficiente, por ter maior número atômico e ponto de fusão mais alto 
que o Mo [22]. 
A filtração adicional no tubo de raios X de mamografia digital melhora a 
distribuição de energia, pois remove os raios X de baixa energia do espectro e 
aumenta a energia transmitida pelo feixe [2]. Os materiais utilizados como filtro são 
moldados em folhas finas e uniformes e são escolhidos elementos que possuem 
energia de ligação da camada K entre 20 e 27kV, como Molibdênio (Mo), Prata (Ag) 
e Ródio (Rh) [2]. 
O colimador garante que a incidência dos fótons seja  perpendicular ao 
receptor de imagem, pois esse alinhamento possibilita que a maior parte do tecido 
mamário fique exposto e também protege a paciente de receber dose de radiação 
desnecessária nos pulmões e no tronco [2]. O mamógrafo também possui uma 
bandeja de compressão, de policarbonato, que comprime a mama de modo a 
diminuir a espessura e evitar movimentação indesejada, o que assegura uma menor 
dispersão da radiação e uma exposição uniforme [2]. O mamógrafo digital possui um 
detector que realiza a conversão (direta ou indireta) dos fótons de raios X em sinal 
elétrico [13].   





Figura 4: Equipamento de mamografia digital e seus componentes principais. Adaptado de [2]. 
  
Durante a exposição da mama à radiação ocorre a interação dos raios X 
com os tecidos mamários, os fótons não absorvidos pela mama interagem com o 
receptor de imagem digital onde ocorre a conversão direta ou indireta desses fótons, 
depois é feita a aquisição a imagem, que é processada, arquivada e exibida 
posteriormente. Existem muitas vantagens no sistema digital de mamografia, sendo 
a principal delas a rápida aquisição e o processamento das imagens [2]. Os 
princípios físicos dos receptores de conversão direta e indireta estão descritos no 
tópico a seguir. 
 
2.3 Receptores de Imagem Digital 
Um receptor de imagem digital é formado por pequenos elementos 
detectores sensíveis à sinais elétricos, chamados dexels, cada dexel corresponde à 
um pixel da imagem digital [24]. O tamanho do elemento de imagem (pixel) define o 
limite de resolução das imagens [2]. Mas o contraste e a resolução espacial da 
imagem digital dependem da energia do sinal que sensibiliza os dexels [2].  
Cerca de 20% dos raios X responsáveis pela formação da imagem não 
são captados pelo detector, porque os dexels tem uma parte da sua área que é 
ocupada por eletodos, capacitores, transistores e amplificadores, o que não permite 
que eles sejam totalmente sensíveis [24]. Os eletrodos capturam a energia 
depositada pelo fóton incidente  e fazem a conversão direta ou indireta dos raios X 
para carga elétrica, os capacitores armazenam as cargas acumuladas pelos dexels 
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durante a exposição e essas cargas fluem através dos transistores até o 
amplificador, que é responsável por converter e digitalizar a tensão de cada dexel 
em um valor na escala de cinza [2]. 
O Iodeto de Césio (CsI) é um fósforo cintilador estruturado usual nos 
receptores de conversão indireta, pois os elementos Césio e o Iodo tem altos 
números atômicos (Z= 55 e Z=53 respectivamente) o que favorece a interação por 
efeito fotoelétrico dos raios X com o material detector [24]. Mas nessa conversão a 
luz emitida pelo CsI se propaga ao longo do detector e pode causar borrões e perda 
de resolução espacial na imagem final [2]. Já o Selênio amorfo (a-Se) é um 
semicondutor utilizado em receptores de conversão direta,neste caso não ocorre 
emissão de luz, os fótons absorvidos nos dexels são diretamente convertidos em 
carga elétrica, resultando numa melhor resolução espacial. Entretanto o Selênio tem 
número atômico mais baixo (Z=34)  e para deixar a detecção mais eficiente é 
necessário uma espessura maior [2]. 
A absorção dos raios X, a conversão da radiação em cargas elétricas e a 
obtenção do sinal digital, de cada um dos materiais receptores são mostradas pela 
Figura 5. 
 
Figura 5: Processos de detecção dos materiais receptores de conversão direta (a-Se) e conversão 




2.4  Função de Transferência de Modulação - MTF 
Durante a aquisição do sinal do receptor ocorre uma série de eventos 
físicos, como Espalhamento Compton e Efeito Fotoelétrico, que podem degradar a 
imagem final. A resposta do sistema de imagem à essas degradações é descrita 
pela Função de Dispersão Pontual PSF, função capaz de descrever a partir de um 
sinal de entrada pontual a extensão do “borramento”. Assim, a PSF é uma função 
que representa adequadamente as propriedades de resolução da imagem [2]. 
 
Figura 6: PSF mostrada em dois parâmetros, à esquerda tem-se a PSF rotacional mostrada em 3D e 
à direita tem-se a resposta do sistema de imagem a entrada do sinal pontual. Adaptada de [2]. 
 
A Transformada de Fourier é capaz de separar simultaneamente as 
frequências espaciais de um sinal e transmitir suas respectivas amplitudes [2]. A 
Transformada de Fourier multidimensional é dada pela Transformada de Hankel, 
que pode se aplicada à PSF, pois esta é uma função bidimensional e simétrica, 
como mostra a Figura 6, logo é possível obter a Função de Transferência de 
Modulação (MTF), através da conversão da Transformada de Fourrier em 
Transformada de Hankel, como mostra a Equação 4 [25].  
                                     𝑀𝑇𝐹  =  𝐻 {𝜌(𝑟)}                                                     (4) 
 
Onde 𝜌(𝑟) é a PSF e 𝐻 {𝜌(𝑟)}  é o operador da Transformada de Hankel 
[15]. 
Na MTF a amplitude, em uma determinada frequência, representa um 
contraste que foi retido, ou seja, um ponto no detector onde a transferência de 
constraste foi limitada e diminuiu a resolução do sistema, como mostra a Figura 6. A 
tendência é que a MTF diminua a medida que a frequência espacial a aumenta, já 













3.1  Modelo Geométrico 
O modelo geométrico adotado consiste em uma camada homogênea, 
cuja espessura definida para cada material detector foi de 150μm para o Iodeto de 
Césio (CsI) [26] e 200 μm para o Selênio amorfo (a-Se) [27], exceto nas simulações 
onde avaliou-se a influência da espessura do material detector na resolução 
espacial. O feixe de fótons empregado é estreito, polienergético e incide 
perpendicularmente no receptor, como mostra a Figura 8 (a). 
Na interação da radiação com o material detector a energia é espalhada 
radialmente [13]. A fim de avaliar a dispersão da energia em função da distância 
radial, o receptor foi subdividido em anéis concêntricos, com incrementos de raio de 






Figura 8: (a) Fótons de raios X incidindo perpendicularmente sobre o plano do receptor. (b) 
Visão superior do receptor seccionado por anéis concêntricos. A seta indica o ponto de 
incidência do feixe, e dispersão provocada por radiações secundárias. 
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A Função de dispersão pontual (PSF) do feixe incidente no receptor, 𝜌(𝑟), 
foi obtida como a energia depositada por unidade de massa de cada anel, em 
função da distância radial, 𝑟 [15]. 
 
3.2 Espectros Utilizados 
Os espectros de raios X mamográficos utilizados foram obtidos de 
Hernandez et  al. [28] para anodos de Tungstênio (W) e Molibdênio (Mo), para 
potenciais do tubo entre 24kV e 36kV. Os feixes também foram atenuados pela 
filtração adicional, composta por filtros de 50μm de Ródio (Rh), 50 μm de Prata (Ag) 
e 30 μm de Molibdênio (Mo), como mostrado pela Figura 9, formando as 
combinações anodo/filtro de W/Rh, W/Ag e Mo/Mo, usualmente encontradas nos 
mamógrafos digitais [28].   
 
Figura 9: Espectros de Tungstênio filtrados por Ródio e por Prata e espectro de Molibdênio com filtro 
de molibdênio, para um potencial de 28 kV. 
 
 
Os espectros também foram atenuados pela bandeja de compressão de 
3mm de policarbonato, pela coluna de 60cm de ar [28] e por uma mama composta 
de 20% de tecido fibroglandular com duas camadas de pele, de 1.5mm de 
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espessura cada [29], e com diferentes espessuras de compressão, sendo essas 
3cm, 5cm e 7cm [7].  
3.3 Parâmetros da Simulação 
O código PENELOPE versão 2008, é um pacote completo para realizar 
Simulações Monte Carlo do transporte de fótons e elétrons. Através dele é possível 
definir ampla faixa de energia para a simulação, de alguns keV até alguns GeV, e 
também implementar o material e a geometria de interesse [19].  
As rotinas que compõem o código são genéricas e fornecem informações 
cabíveis para a simulação de problemas práticos, logo o usuário pode implementar 
os parâmetros que desejar usar em sua simulação. Foi utilizado o programa pencyl, 
que realiza a simulação do transporte de radiação em geometrias cilíndricas de 
múltiplas camadas [19].  
No programa pencyl é necessária a configuração de um arquivo de 
entrada, com extensão .in, onde é possível definir valores para as variáveis de 
acordo com a necessidade do usuário. Na variável SKPAR é definido o tipo de 
partícula que a fonte emite, no caso o fóton, o espectro de energia é inserido na 
variável SPECTR, as coordenadas e a angulação da fonte são definidas pelas 
variáveis SPOSIT e SCONE, respectivamente. O arquivo com as informações sobre 
o material é inserido na variável MFNAME. A deposição de energia e a distribuição 
da dose em cada camada do cilindro são armazenadas na variável DOSE2D. E na 
variável MSIMPA são definidos os parâmetros que coordenam como será o 
transporte da radiação dentro do material, esses parâmetros são:  
• EABS que é energia mínima que o fóton deve ter para que possa 
transitar dentro do material, definida em 1 keV;  
• C1 e C2 que são parâmetros que definem o detalhamento da 
simulação, pois representam respectivamente a trajetória dos 
elétrons, provenientes das interações, entre os espalhamentos 
coerentes e a perda máxima de energia que ocorre na trajetória 
desses elétrons, em ambos os valores foram definidos em 0.05; 
•  WCC e WCR são os parâmetros de corte, cujo valor definido foi de 
1keV para ambos, esse valor para WCC representa o a energia 
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limite para que sejam consideradas apenas as colisões inelásticas 
e para WCR representa a energia limite para que as emissões 
Bremsstrahlung sejam consideradas. 
    
3.4  Determinação da Função de Transferência de Modulação  
A partir da Função de Dispersão Pontual (PSF) obtida na simulação com o código 
PENELOPE, calculou-se a MTF aplicando-se a transformada de Hankel, 𝐻 , sobre a 
PSF 𝜌(𝑟) [15]. Para realizar o cálculo, a Equação 4 foi escrita na forma integral, que 
representa a variação da frequência espacial a partir da dispersão da energia 
advinda das interações da radiação com o material detector [15]: 
                                           𝑀𝑇𝐹 (𝑘) = 2𝜋 ∫ 𝜌(𝑟)∞
0
𝐽0(2𝜋𝑘𝑟)𝑟𝑑𝑟                                  (5) 
Onde 𝐽0 é a Função de Bessel de ordem zero e k é a frequência espacial. 




4  RESULTADOS 
4.1 Dependência da MTF com os espectros utilizados 
Mantendo o potencial do tubo fixo em 28 kV, a MTF foi obtida para as 
combinações anodo/filtro Mo/Mo, W/Ag e W/Rh, para os receptores de CsI e a-Se. A 
Figura 10 mostra a dependência da MTF com a combinação anodo/filtro 
considerando as características físicas de cada receptor. 
           
Figura 10: MTF para combinações anodo filtro W/Rh, W/Ag e Mo/Mo em 28 kV para: (a) Receptor de 
CsI,  (b) Receptor de a-Se. 
                
Para o receptor de CsI, Figura 10 (a), é possível notar que a MTF para a 
combinação de Mo/Mo mostra-se um pouco mais elevada que as obtidas para as 
combinações W/Rh e W/Ag, com diferença relativa de 2% em relação à MTF da 
combinação de W/Rh. No receptor de a-Se ocorre exatamente o contrário, a MTF 
para o Mo/Mo é mais baixa que as demais, apresentando diferença relativa de 3% 
em relação à MTF da combinação de W/Rh, como mostra a Figura 10 (b).  
A borda de absorção K do Selênio é de 12,66 keV, como os fótons 
utilizados possuem energias acima deste valor, o efeito fotoelétrico produzirá 
radiação característica que será reabsorvida no receptor de a-Se, o que faz com que 
a MTF para o receptor de a-Se seja menor que a do receptor de CsI.  
Os resultados apresentados na Figura 10 podem ser explicados pela 
diferença de energia média dos espectros para cada combinação anodo/filtro e para 
cada receptor. O espectro de raios X produzido pela combinação Mo/Mo na energia 





nessa mesma energia o espectro produzido pelas combinações de W/Rh e W/Ag 
tem caráter contínuo, composto pela emissão de radiação de freamento 
(Bremsstrahlung), como mostrado pela Figura 9, logo as combinações W/Rh e W/Ag 
apresentam energia média maior que a combinação Mo/Mo. Assim a proporção de 
interações dos fótons no receptor de CsI, por espalhamento Compton, relativa a 
absorção fotoelétrica é maior para as combinações W/Rh e W/Ag, ocasionando o 
aumento da dispersão espacial da energia do feixe e a consequente diminuição da 
resolução espacial das imagens. Já no receptor de a-Se a fluorescência dos raios X 
ocorre em todas as combinações anodo/filtro, mas no potencial de 28kV o Mo/Mo é 
a combinação que mais produzirá absorção fotoelétrica, e consequentemente, maior 
produção de radiação característica.  
 
4.2  Dependência da MTF com o potencial aplicado ao tubo  
A Figura 11 mostra a dependência da MTF com o potencial do tubo, para 
a combinação W/Rh, considerando o receptor de (a) CsI e (b) a-Se. 
          
Figura 11: Dependência da MTF com a variação do potencial do tubo de raios X para a combinação 
anodo filtro de W/Rh, nos receptores: (a) Receptor de CsI, (b) Receptor de a-Se 
 
 
É possível observar que para a combinação anodo/filtro de W/Rh o 
comportamento da MTF muda com o aumento do potencial. No receptor de CsI esse 
aumento do potencial tende a reduzir a MTF e no receptor de a-Se o aumento do 




Para os dois tipos de receptores estudados, o potencial do tubo é um fator 
que influencia na MTF e consequentemente na resolução espacial das imagens. A 
redução ou aumento das curvas de MTF estão relacionados com a produção de 
fluorescência de raios X decorrente das interações fotoelétricas. Na Figura 11 (a) 
observa-se que a MTF apresenta pouca diferença entre as curvas de 24 a 32 kV, 
mas já em 36 kV a diferença relativa com a MTF em 32 kV é de 4% que é uma 
redução significativa dos valores da MTF, isso porque as energias da borda K de 
absorção para o CsI são de 33 keV e 36 keV, para os elementos Iodo e Césio, 
respectivamente. Assim, feixes de raios X com fótons acima dessas energias 
tenderão a produzir radiação característica, e parte dessa energia será reabsorvida 
no próprio receptor, degradando a qualidade da imagem [15]. 
Para o receptor de a-Se já acontece fluorescência dos raios X no receptor 
em todos os potenciais, pois todos os fótons utilizados possuem energia acima da 
borda de absorção K do Selênio, o que acontece é que a probabilidade de 
ocorrência do efeito fotoelétrico é inversamente proporcional a energia do fóton, 
então no receptor de a-Se aumento da energia dos fótons favorece o espalhamento 
Compton e os fótons espalhados pelo efeito Compton tendem a sair do receptor, 
logo a MTF aumenta com a energia, como mostra a Figura 11 (b). 
 
4.3  Dependência da MTF com a espessura do receptor  
Para avaliar a dependência da MTF com o aumento da espessura do 
receptor, foi considerada a combinação anodo/filtro de W/Rh num potencial de 28 kV 
e cada um dos materiais receptores tiveram um aumento de 100 µm de espessura. 
A Figura 12 mostra a MTF para o receptor de CsI com espessuras de 150 e 250µm 




             
Figura 12: Dependência da MTF com a mudança da espessura dos receptores: (a) Receptor de CsI, 
(b) Receptor de a-Se 
         
 
Em ambos os casos a MTF é reduzida com o aumento da espessura do 
material detector, mas para o CsI a redução é mais significativa para as frequências 
espaciais mais altas, que representam objetos menores. Neste caso a diferença 
relativa foi de 3%, como pode ser observado na Figura 12 (a). Já no receptor de a-
Se, Figura 12 (b), a queda da MTF é mais “brusca” e apresentou menor diferença 
relativa (1%) para as freqüências espaciais mais altas. 
O aumento na espessura do receptor aumenta a proporcionalmente a 
ocorrência de interações secundárias o que consequentemente aumenta 
probabilidade dos fótons serem reabsorvidos pelo receptor, isso provoca a redução 
da MTF e, portanto prejudica a resolução espacial e a qualidade da imagem final.  
4.4  Dependência da MTF com a espessura da mama 
A Figura 13 mostra a dependência da MTF com a atenuação do feixe pela 
mama composta por 20% de tecido glandular em diferentes espessuras, sendo 




           
Figura 13: Dependência da MTF com a espessura de compressão de uma mama 20% glandular para 
os receptores: (a) Receptor de CsI, (b) Receptor de a-Se. 
 
        
      
É possível observar na Figura 13 (a) que, para uma mesma combinação 
anodo/filtro e potencial do tubo, mesmo variando a espessura de compressão da 
mama, a MTF permanece praticamente a mesma. Para o receptor de CsI a 
atenuação do feixe pela mama e o consequente aumento da energia média do feixe, 
não causa alterações significativas na MTF, já que a diferença relativa entre as 
mamas menor que 1%. Já no receptor de a-Se esse aumento na energia média do 
feixe mostra um melhor desempenho para mamas mais espessas, já que essas 





5  CONCLUSÕES 
Os resultados apontam que a combinação anodo/filtro e a espessura do 
receptor apresentam influência considerável sob a MTF, ressaltando a importância 
da reabsorção da radiação característica como fator degradante no desempenho do 
receptor, acarretando perda de resolução espacial das imagens. 
Observou-se também que apesar da atenuação pela mama causar o aumento 
da energia média do feixe e esta atenuação não provoca alterações significativas na 
MTF e, portanto não é um fator que acarretará perda de resolução espacial.  
Os resultados mostram também que o receptor de conversão indireta, CsI, 
tem melhor desempenho quando os potenciais aplicados possuem energia abaixo 
da borda de absorção K, menores que 33keV,  pois esses não provocam reabsorção 
característica no receptor. As energias utilizadas em mamografia digital estão acima 
da borda K do Selênio, favorecendo a reabsorção fotoelétrica em todos os casos 
analisados, como este efeito deletério à imagem, o receptor de a-Se mostra melhor 
desempenho com um aumento de energia, pois este aumento em conjunto com o 
menor número atômico do Selênico diminui a probabilidade de ocorrer interações 
fotoelétricas. 
Como perspectiva futura, mais estudos poderão ser realizados acerca da MTF 
nos receptores digitais, incluindo outros efeitos secundários. Por exemplo, para o 
CsI podem ser desenvolvidos modelos que levem em consideração a dispersão de 
luz produzida pelo material cintilador, já que a detecção de luz visível emitida pode 
gerar um “borramento”, que é um fator que degrada a resolução espacial das 
imagens. Além disso, outros fatores limitantes da resolução espacial, como a 
dimensão dos elementos detectores também poderão ser incorporados ao modelo 
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